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摘要：　 航空航天飞行期间经常出现的持续性高过载，对乘员的脑功能有重要影响，而脑功能受脑组织力学行为的

影响，且后者与载荷特点高度相关．为预测持续性高过载下的人脑力学响应，该文采用多孔弹性本构描述了脑组织

的力学行为，基于简化的头部一维多层结构模型，推导了脑组织的多孔弹性控制方程、状态量传递矩阵，利用 Ｌａ⁃
ｐｌａｃｅ变换及其逆变换，得到了颅内液体压力、颅内液体渗流速度、脑组织有效应力、脑组织位移的时空分布．结果表

明，颅内液体渗流对脑组织在持续性高过荷下的响应有显著影响．该文强调采用多孔弹性本构描述脑组织力学行为

的适切性和必要性，为极端载荷条件下人脑生物力学响应研究提供了重要的理论见解．
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０　 引　 　 言

执行航空航天飞行活动的乘组常承受各种以加速度为主要体现形式的极端载荷．为便于描述这类载荷，
引入了过载这一概念， 即其他加速度与重力加速度的比值， 用 Ｇ 来表示［１］ ．持续性高过载是一种普遍存在

的过载，如战斗机在机动飞行过程中的＋Ｇｚ（约 ９Ｇ～１０Ｇ，持续几十秒）、火箭在发射过程中的＋Ｇｘ（最大约 ６Ｇ
～８Ｇ，持续几分钟）等［２］ ．研究表明，持续性高过载对人体多项生理功能构成严峻挑战，如诱发心律失常、呼吸

困难、肌肉痉挛和意识丧失等，涉及到循环系统、呼吸系统和神经系统等［２］ ．其中，大脑是神经系统的核心器

官，调控着诸多生命活动，其功能异常会对飞行安全带来严重威胁．因此，针对持续性高过载下人脑的生物力

学响应展开研究，有助于揭示过载对脑功能影响的潜在机制和规律．
脑组织的微结构及力学特性复杂，如多相、固液耦合、极度柔软（１００ ～ ５ ０００ Ｐａ）、高度非线性、滞后响应

和松弛响应等［３］，为力学建模带来极大挑战．目前，针对脑组织在受到不同载荷时表现出的各类响应，学界采

用了包括超弹性、黏弹性和多孔弹性在内的多种力学本构．其中，超弹性本构适用于大变形，黏弹性或多孔弹

性本构适用于刻画与时间相关的力学响应，但二者的产生机制迥然不同．黏弹性由细胞质、细胞核和细胞膜

之间相互作用引起，对应的时间尺度约为 １～３ ｓ，而多孔弹性则由脑间质液在细胞间和细胞外基质内的流动

引起，对应的时间尺度约为 ２０～１００ ｓ［４］ ．可见，应用场景是决定脑组织本构选取的关键因素．一般而言，在时

间很长且变形很大的场景中（如神经退行性疾病、脑发育等），常采用超弹性模型［５⁃６］；在时间相对较长（几十

秒以上）且涉及液体流动的场景中（如脑积水、药物扩散、神经外科手术等），常采用多孔弹性模型［７⁃９］；在时

间短至几毫秒的场景中（如创伤性脑损伤），超弹性、黏弹性或黏超弹性模型均有应用，其中的关键是如何精

确校准相关参数［１０］ ．
目前，国内外均缺乏针对大脑在持续性高过载下力学响应的研究．在这种长达几十秒以上的载荷条件

下，脑组织因其高含液特性［１１］产生液体渗流，从而显著影响其内部的应力分布．针对这一现象，本文采用多

孔弹性本构描述脑组织力学行为，基于人体头部的简化一维多层结构模型，推导了脑组织的多孔弹性控制方

程和状态量传递矩阵，利用 Ｌａｐｌａｃｅ变换及其逆变换，求解了大脑在持续性高过载下的孔隙液体压力、渗流

速度、固体骨架的有效应力以及脑组织位移的时空分布特征．为进一步探究固、液两相在脑组织多孔弹性响

应中发挥的作用，本文还分析了脑组织固体骨架的弹性模量和渗透系数的影响．

１　 头部一维多层结构的多孔弹性模型

人体头部是一个复杂的多层结构，从外至内依次为头皮层、颅骨层、脑膜层和脑组织层［１２］，如图 １（ａ）所
示．这些结构层的力学性质呈现显著差异，特别是颅骨的弹性模量远高于脑膜和脑组织（见表 １）．为研究持续

性高过载下含液多孔脑组织中液体的渗流特性，本文将头部简化为如图 １（ｂ）所示的一维多层结构模型．该
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模型忽略了头皮层，从上到下依次为上侧颅骨层、上侧脑膜层、脑组织层、下侧脑膜层和下侧颅骨层．本文采

用多孔弹性本构刻画了脑膜层和脑组织层的力学行为，将颅骨层视作具有固定边界的刚性结构．此外，假设

沿竖直方向向下的过载 Ｇ 作用于整个头部结构．

（ａ） 头部解剖结构 （ｂ） 头部一维多层结构模型

（ａ） Ｔｈｅ ａｎａｔｏｍｉｃａｌ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｏｆ ｔｈｅ ｈｅａｄ （ｂ） Ｔｈｅ １Ｄ ｍｕｌｔｉｌａｙｅｒ ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｔｈｅ ｈｅａｄ
图 １　 头部结构及其简化模型

Ｆｉｇ． １　 Ｔｈｅ ｈｅａｄ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ａｎｄ ｉｔｓ ｓｉｍｐｌｉｆｉｅｄ ｍｏｄｅｌ

表 １　 头部各层结构的材料参数［１３⁃１５］

Ｔａｂｌｅ １　 Ｍａｔｅｒｉａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｔｈｅ ｌａｙｅｒｓ ｏｆ ｔｈｅ ｈｅａｄ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ［１３⁃１５］

ｐａｒｔ ｄｅｎｓｉｔｙ ρ ／ （ｋｇ·ｍ－３） ｅｌａｓｔｉｃ ｍｏｄｕｌｕｓ Ｅ ／ ＭＰａ Ｐｏｉｓｓｏｎ’ｓ ｒａｔｉｏ υ

ｓｋｉｎ １ ２００ １６．７ ０．４２

ｔｒａｂｅｃｕｌａｒ ｂｏｎｅ ２ ０００ １５ ０００ ０．２２

ｃａｎｃｅｌｌｏｕｓ ｂｏｎｅ １ ３００ １ ０００ ０．２４

ｄｕｒａ ｍａｔｅｒ １ １３０ ３１．５ ０．４５

ａｒａｃｈｎｏｉｄ １ １３０ ２２．０ ０．４５

ｐｉａ ｍａｔｅｒ １ １３０ １１．５ ０．４５

ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ １ ０６０ ３．５×１０－４ ０．３５

２　 问 题 求 解

２．１　 单层多孔弹性介质的基本控制方程

脑膜和脑组织可视为由固体骨架和孔隙流体组成的双相介质．设固体骨架为各向同性的线弹性体，服从

广义 Ｈｏｏｋｅ定律；而孔隙流体因其缓慢流动特性，服从 Ｄａｒｃｙ 定律．固、液两相通过有效应力原理实现耦合，
即任意一点的总应力为固体骨架应力与孔隙液体压力之和．基于上述假设，下文将推导一维单层多孔弹性介

质的基本控制方程．
如图 ２所示，取长度为 ｄｚ 的微元体，其包括固体骨架相和孔隙液体相．过载作用下，需在平衡微分方程

中加入惯性力项，并假设过载和变形仅引起 ｚ 方向的应力，故微元体的平衡微分方程为

　 　 ∂σ
∂ｚ

＝ ρｇ， （１）

其中， σ 为微元体上的总应力， ρ 为含有固、液两相的微元体的总密度，ｇ 为与过载 Ｇ 对应的加速度．根据固

体骨架密度、孔隙流体密度以及孔隙率，微元体的等效密度为

　 　 ρ ＝ （１ － ｎ）ρｓ ＋ ｎρｆ， （２）
其中， ρｓ 为固体骨架的密度， ρｆ 为孔隙液体的密度， ｎ 为孔隙率．

根据有效应力原理，微元体的总应力等于固体骨架有效应力和孔隙液体压力之和：
　 　 σ ＝ σ′ ＋ ｐ， （３）
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其中， σ′ 为有效应力， ｐ 为孔隙液体压力．

图 ２　 多孔弹性介质的微元体

Ｆｉｇ． ２　 Ｔｈｅ ｍｉｃｒｏｅｌｅｍｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｐｏｒｏｅｌａｓｔｉｃ ｍｅｄｉｕｍ

固体骨架的本构方程和几何方程为

　 　 σ′ ＝ Ｅε， （４）

　 　 ε ＝ ∂ｈ
∂ｚ
， （５）

其中， Ｅ 为固体骨架的弹性模量，ε 为微元体固体骨架的应变，ｈ 为微元体的位移．
孔隙液体服从 Ｄａｒｃｙ定律和连续性方程，即

　 　 Ｑ ＝ κ
ρｆｇ
·∂ｐ
∂ｚ
， （６）

　 　 ∂Ｑ
∂ｚ

＝ ∂ε
∂ｔ
， （７）

其中， Ｑ 为渗流速度（单位时间流过单位面积的液体体积）， κ 为渗透系数， ｔ 为时间．
２．２　 多孔弹性介质状态量的传递矩阵

鉴于各层间界面完全接触，孔隙压力 ｐ、有效应力 σ′、位移 ｈ 和渗流速度 Ｑ 保持连续，故我们选取这 ４个
物理量作为描述多孔弹性介质力学响应的基本状态量．基于上述单层多孔弹性介质的基本控制方程，可进一

步在各层内部构建状态量传递矩阵，实现状态量在同一层内不同深度的传递；然后利用层间连续条件，实现

状态量在相邻层间的传递；最后，引入边界条件和初始条件，求解包含状态量的方程组，可得头部一维多层结

构在过载下的力学响应时、空分布．
联立式（１）—（３），可得到以有效应力表示的微元体平衡微分方程：

　 　 ∂σ′
∂ｚ

＋ ∂ｐ
∂ｚ

＝ （１ － ｎ）ρｓｇ ＋ ｎρｆｇ ． （８）

联立式（４）、（５），可得到固体骨架的弹性方程：

　 　 σ′ ＝ Ｅ ∂ｈ
∂ｚ

． （９）

联立式（６）、（８）、（９）、（７）、（４），可得到如下偏微分方程组：

　 　

∂ｐ
∂ｚ

＝
ρｆｇ
κ

Ｑ，

∂σ′
∂ｚ

＝ （１ － ｎ）ρｓｇ ＋ ｎρｆｇ －
ρｆｇ
κ

Ｑ，

∂ｈ
∂ｚ

＝ １
Ｅ

σ′，

∂Ｑ
∂ｚ

＝ １
Ｅ
∂σ′
∂ｔ
，

ì

î

í

ï
ï
ï
ï
ïï

ï
ï
ï
ï
ï

（１０）

该方程组中各物理量均为坐标 ｚ 和时间 ｔ 的函数．为了消去时间 ｔ，引入对时间 ｔ 的 Ｌａｐｌａｃｅ 变换，从而将原方

程组转化为仅含变量 ｚ 的常微分方程组，即
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　 　 ｄ
ｄｚ

Ｂ（ ｚ，ｓ） ＝ Ａ（ ｓ）Ｂ（ ｚ，ｓ）， （１１）

其中，复数 ｓ ＝ α ＋ ωｉ，

　 　 Ａ（ ｓ） ＝

０ ０ ０
ρ ｆｇ
κ

０

０ ０ ０ －
ρ ｆｇ
κ

（１ － ｎ）ρ ｓ ＋ ｎρ ｆ
ｓ

ｇ

０ １
Ｅ
０ ０ ０

０ ｓ
Ｅ
０ ０ ０

０ ０ ０ ０ ０

é

ë

ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú

， Ｂ（ ｚ，ｓ） ＝

ｐ

σ′ 

ｈ
Ｑ
１

é

ë

ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú

． （１２）

式（１１）的解可表示为

　 　 Ｂ（ ｚ，ｓ） ＝ ｅＡ（ ｓ） ｚＢ（０，ｓ） ． （１３）
上式建立了任意位置 ｚ 处的状态量 Ｂ（ ｚ，ｓ） 与表面（ ｚ ＝ ０） 处的状态量 Ｂ（０，ｓ） 之间的联系．记 Φ（ ｚ，ｓ） ＝ ｅＡ（ ｓ） ｚ

为状态量传递矩阵．引入中间变量 ｑ ＝ －
ρ ｆｇｓ
κＥ
、双曲正弦函数 ｓｈ ｘ ＝ ｅ

ｘ － ｅ －ｘ

２
和双曲余弦函数 ｃｈ ｘ ＝ ｅ

ｘ ＋ ｅ －ｘ

２
，

利用 ＭＡＴＬＡＢ（Ｒ２０２２ｂ）可求得该传递矩阵的表达式为

　 　 Φ ＝

１ １ － ｃｈ（ｑｚ） ０ － －
Ｅρ ｆｇ
κｓ
ｓｈ（ｑｚ）

（１ － ｎ）ρ ｓ ＋ ｎρ ｆ
ｓ

ｇ ｚ ＋ － Ｅκ
ρ ｆｇｓ
ｓｈ（ｑｚ）

æ

è
ç

ö

ø
÷

０ ｃｈ（ｑｚ） ０ －
Ｅρ ｆｇ
κｓ
ｓｈ（ｑｚ） －

（１ － ｎ）ρ ｓ ＋ ｎρ ｆ
ｓ

ｇ － Ｅκ
ρ ｆｇｓ
ｓｈ（ｑｚ）

０ － － κ
Ｅρ ｆｇｓ

ｓｈ（ｑｚ） １ １
ｓ
（ｃｈ（ｑｚ） － １）

（１ － ｎ）ρ ｓ ＋ ｎρ ｆ
ρ ｆｇｓ２

ｇκ（１ － ｃｈ（ｑｚ））

０ － － κｓ
Ｅρ ｆｇ

ｓｈ（ｑｚ） ０ ｃｈ（ｑｚ）
（１ － ｎ）ρ ｓ ＋ ｎρ ｆ

ρ ｆｇｓ
ｇκ（１ － ｃｈ（ｑｚ））

０ ０ ０ ０ １

é

ë

ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú

．

（１４）
２．３　 多层多孔弹性结构分析

记上侧颅骨层、上侧脑膜层、脑组织层、下侧脑膜层及下侧颅骨层的交界面坐标依次为 ｚ ＝ ０，ｚ ＝ Ｈ１，ｚ ＝
Ｈ２ 和 ｚ ＝ Ｈ３，如图 １（ｂ）所示．颅骨层被视为具有固定边界的刚性结构，故求解聚焦于上侧脑膜层、脑组织层

及下侧脑膜层，其解均符合式（１３），即

　 　

Ｂ（Ｈ －
１ ，ｓ） ＝ Φ（ΔＨ１，ｓ）Ｂ（０，ｓ），

Ｂ（Ｈ －
２ ，ｓ） ＝ Φ（ΔＨ２，ｓ）Ｂ（Ｈ

＋
１ ，ｓ），

Ｂ（Ｈ －
３ ，ｓ） ＝ Φ（ΔＨ３，ｓ）Ｂ（Ｈ

＋
２ ，ｓ） ．

ì

î

í

ï
ï

ïï

（１５）

相应地，层间接触条件在 Ｌａｐｌａｃｅ变换域内的形式为

５９６第 ６ 期　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 田金，等： 持续性高过载下人脑的多孔弹性响应



　 　
Ｂ（Ｈ ＋

１ ，ｓ） ＝ Ｂ（Ｈ －
１ ，ｓ），

Ｂ（Ｈ ＋
２ ，ｓ） ＝ Ｂ（Ｈ －

２ ，ｓ） ．
{ （１６）

联立式（１５）、（１６），可得顶层表面状态矩阵和第三层底部状态矩阵之间的关系为

　 　 Ｂ（Ｈ －
３ ，ｓ） ＝ Φ（ΔＨ３，ｓ）Φ（ΔＨ２，ｓ）Φ（ΔＨ１，ｓ）Ｂ（０，ｓ） ＝ ［ ｆｉｊ］ ５×５Ｂ（０，ｓ）， （１７）

其中， ［ ｆｉｊ］ ５×５ 本质上也是传递矩阵，其零元素位置与矩阵 Φ（ ｚ，ｓ） 保持一致，即 ｆ１３， ｆ２１， ｆ２３， ｆ３１， ｆ４１， ｆ４３， ｆ５１，
ｆ５２， ｆ５３， ｆ５４ 均为 ０． ［ ｆｉｊ］ ５×５ 中各项非零元素的表达式较复杂，此处不再列出．

为求得空间中任意一点 ｚ 处的状态矩阵，可按上述方法，从坐标为 ｚ 的位置向上递推，即
　 　 Ｂ（ ｚ，ｓ） ＝ ［ ｆｉｊ］ ５×５Ｂ（０，ｓ）， （１８）

第 ｎ 层内 ｚ 处的［ ｆｉｊ］ ５×５ ＝ Φ（ ｚ － Ｈｎ－１，ｓ）Φ（ΔＨｎ－１，ｓ）…Φ（ΔＨ１，ｓ），其中，ｎ ＝ ０，１，２，３．
设颅骨完全不透水，则其在 Ｌａｐｌａｃｅ变换域内的边界条件为

　 　

ｐ（０，ｓ） ＝ ｐ０ ，
ｈ（０，ｓ） ＝ ０，
Ｑ（０，ｓ） ＝ ０，
ｈ（Ｈ３，ｓ） ＝ ０，

ì

î

í

ï
ïï

ï
ïï

（１９）

其中， ｐ０ 为颅内压力初始值， ｐ０ 为 ｐ０ 经 Ｌａｐｌａｃｅ变换后的值．

将式（１９）代入式（１７），可求得顶层表面处状态量 σ′ （０，ｓ） 以及底层底面处状态量 ｐ（Ｈ３，ｓ），σ′ （Ｈ３，ｓ）

和 Ｑ（Ｈ３，ｓ） ．将σ′ （０，ｓ） 代回式（１８），可得到任一点处的状态矩阵．
２．４　 求解方法

由前文的理论推导得到了在 Ｌａｐｌａｃｅ变换域下的一系列表达式．为获取在时域下的解，需对这些表达式

进行 Ｌａｐｌａｃｅ逆变换．鉴于表达式的形式较复杂，数值算法成为求解的有效手段．参照 Ｂｏｏｋｅｒ 等［１６］的研究，本
文采用 Ｔａｌｂｏｔ数值算法［１７］求解 Ｌａｐｌａｃｅ逆变换，以确保结果的准确性．表 ２ 列出了一维头部多层结构的相关

材料参数、结构参数和边界条件．
表 ２　 一维头部模型中的参数

Ｔａｂｌｅ ２　 Ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｉｎ ｏｎｅ⁃ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｈｅａｄ ｍｏｄｅｌ

ｍｏｄｅｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒ ｓｙｍｂｏｌ ｖａｌｕｅ ｒｅｆｅｒｅｎｃｅ

ｃｅｒｅｂｒｏｓｐｉｎａｌ ｆｌｕｉｄ ｄｅｎｓｉｔｙ ρ ｆ ／ （ｋｇ·ｍ－３） １ ０００ ｅｓｔｉｍａｔｅ

ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｓｏｌｉｄ ｓｋｅｌｅｔｏｎ ｄｅｎｓｉｔｙ ρ ｓｂ ／ （ｋｇ·ｍ－３） １ ０６０ ［１４］

ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｅｌａｓｔｉｃ ｍｏｄｕｌｕｓ Ｅｂ ／ Ｐａ ３５０ ［１５］

ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｐｏｒｏｓｉｔｙ ｎｂ ０．２ ［１８］

ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｐｅｒｍｅａｂｉｌｉｔｙ ｃｏｅｆｆｉｃｉｅｎｔ κ ｂ ／ （ｍ·ｓ－１） １．５９×１０－７ ［１９］

ｍｅｎｉｎｇｅａｌ ｄｅｎｓｉｔｙ ρ ｓｍ ／ （ｋｇ·ｍ－３） １ １３０ ［１３］

ｍｅｎｉｎｇｅａｌ ｅｌａｓｔｉｃ ｍｏｄｕｌｕｓ Ｅｍ ／ ＭＰａ ３１．５ ［１３］

ｍｅｎｉｎｇｅａｌ ｐｏｒｏｓｉｔｙ ｎｍ ０．２ ｅｓｔｉｍａｔｅ ａｃｃｏｒｄｉｎｇ ｔｏ ［１８］

ｍｅｎｉｎｇｅａｌ ｐｅｒｍｅａｂｉｌｉｔｙ ｃｏｅｆｆｉｃｉｅｎｔ κｍ ／ （ｍ·ｓ－１） １×１０－７ ｅｓｔｉｍａｔｅ ａｃｃｏｒｄｉｎｇ ｔｏ ［１９］

ｇｒａｖｉｔａｔｉｏｎａｌ ａｃｃｅｌｅｒａｔｉｏｎ ｇ ／ （ｍ·ｓ－２） ９．８ ｃｏｍｍｏｎ ｋｎｏｗｌｅｄｇｅ

ｕｐｐｅｒ ｍｅｎｉｎｇｅａｌ ｌａｙｅｒ ｔｈｉｃｋｎｅｓｓ ΔＨ１ ／ ｍｍ ０．５ ［１５］

ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｌａｙｅｒ ｔｈｉｃｋｎｅｓｓ ΔＨ２ ／ ｃｍ １０ ｅｓｔｉｍａｔｅ

ｌｏｗｅｒ ｍｅｎｉｎｇｅａｌ ｔｈｉｃｋｎｅｓｓ ΔＨ３ ／ ｍｍ ０．５ ［１５］

ｉｎｉｔｉａｌ ｉｎｔｒａｃｒａｎｉａｌ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｐ０ ／ ｋＰａ ０．５５ ［２０］

３　 结　 　 果

由于大脑是神经系统的核心功能器官，其过载效应主要发生在脑组织而非脑膜．因此，本文聚焦分析脑

组织层在过载下的力学响应．选取脑组织层中的 ３个代表点，其坐标分别为 ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ， ｚ ＝ ５０．５ ｍｍ和 ｚ ＝
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８０．５ ｍｍ ．１Ｇ 过载下，图 ３给出各代表点的颅内液体压力 ｐ、液体渗流速度 Ｑ、脑组织固体骨架有效应力 σ′及
脑组织位移 ｈ 随时间的变化曲线．不同过载量值（１Ｇ、２Ｇ 和 ４Ｇ）下，图 ４ 给出上述响应参数达到稳定态后随

位置的分布曲线．
图 ３表明：过载作用下，脑组织各项响应在 １００ ｓ 内达到稳定态，该结果与文献中报道的多孔弹性响应

时间尺度（２０～１００ ｓ）吻合［３，８，１５，２１］，从而证实了液体渗流在达到力学稳定状态过程中发挥的重要作用，也证

实了在持续性高过载下脑组织的饱和含液特性，以及采用多孔弹性本构刻画脑组织力学行为的合理性与必

要性．为进一步理解脑组织在持续性高过载下的力学响应，下文将详细分析各响应参数的时、空分布规律．

（ａ） 颅内液体压力随时间的分布 （ｂ） 液体渗流速度随时间的分布

（ａ） Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｉｎｔｒａｃｒａｎｉａｌ ｐｒｅｓｓｕｒｅｓ （ｂ） Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｌｉｑｕｉｄ ｓｅｅｐａｇｅ ｖｅｌｏｃｉｔｉｅｓ

（ｃ） 脑组织有效应力随时间的分布 （ｄ） 脑组织位移随时间的分布

（ｃ） Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｅｆｆｅｃｔｉｖｅ ｓｔｒｅｓｓｅｓ （ｄ） Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔｓ
图 ３　 脑组织内代表点响应量随时间的分布

Ｆｉｇ． ３　 Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ｆｏｒ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔａｔｉｖｅ ｐｏｉｎｔｓ ｉｎ ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ

３．１　 颅内液体压力的时空分布

为研究颅内液体成分对头部响应的影响，我们首先分析颅内液体压力的时空分布．图 ３（ａ）表明：持续性

高过载下，脑组织上部的液体压力经历快速降低后略有回升，并逐渐趋于稳定状态；下部的液体压力则呈现

相反的变化趋势，即迅速升高后略微降低并稳定．这种快速变化源于液体在过载作用下相对于固体骨架的快

速向下运动，进而改变孔隙的尺寸和几何形态．而孔隙的变化影响液体压力的分布，促使上部压力减小，下部

压力增加．随着时间的推移，孔隙内液体压力达到稳定态， ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ， ｚ ＝ ５０．５ ｍｍ和 ｚ ＝ ８０．５ ｍｍ处的孔隙

压力分别为 ０．２７３ ｋＰａ，０．５６７ ｋＰａ和 ０．８６１ ｋＰａ，这些数值与文献中报道的颅内液体压力的数量级吻合［２０］ ．图
４（ａ）进一步表明，稳定状态下不同深度处的液体压力呈现随坐标线性分布的特点，符合液体静压力随位置

线性变化的规律．此外，由于液体沿过载方向向下渗流，在靠近脑组织层顶部的位置形成负压最大区域，而靠

近脑组织层底部的位置则形成正压最大区域，且正压值大于负压值．随着过载增加，最大正、负压力值以及它

们的差值均相应增加．进一步分析表明，同一点处液体压力的增量与过载增量近似成正比．例如，在 ｚ ＝ １００．５
ｍｍ处，１Ｇ，２Ｇ 和 ４Ｇ 过载下的液体压力分别为 １．０４９ ｋＰａ，１．５５９ ｋＰａ和 ２．５８８ ｋＰａ，后两者间的增量约为前两
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者的两倍．上述结果表明，持续性高过载下，液体成分对脑组织的力学响应有重要作用．

（ａ） 颅内液体压力随位置的分布 （ｂ） 液体渗流速度随位置的分布

（ａ） Ｓｐａｔｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｉｎｔｒａｃｒａｎｉａｌ ｐｒｅｓｓｕｒｅｓ （ｂ） Ｓｐａｔｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｌｉｑｕｉｄ ｓｅｅｐａｇｅ ｖｅｌｏｃｉｔｉｅｓ

（ｃ） 脑组织有效应力随位置的分布 （ｄ） 脑组织位移随位置的分布

（ｃ） Ｓｐａｔｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｅｆｆｅｃｔｉｖｅ ｓｔｒｅｓｓｅｓ （ｄ） Ｓｐａｔｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔｓ
图 ４　 达到稳定状态后，不同量值过载引起的响应量随位置的分布

Ｆｉｇ． ４　 Ｕｎｄｅｒ ｏｖｅｒｌｏａｄｓ ｗｉｔｈ ｖａｒｙｉｎｇ ｍａｇｎｉｔｕｄｅｓ， ｓｐａｔｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ｉｎ ｓｔａｂｌｅ ｓｔａｔｅｓ

３．２　 颅内液体渗流速度的时空分布

鉴于液体渗流速度与颅内液体压力分布之间的紧密关联，本小节将分析液体渗流速度的时空分布．由图

３（ｂ）结果可见，脑组织受到过载后，其内各点的渗流速度迅速从 ０增加，随后逐渐减小并最终回归至 ０．这一

急剧变化的过程揭示了颅内液体在承受过载后的迅速重新分布．在此过程中，渗流作用有效地促进了总应力

在液体与固体骨架之间的重新分配．而最终渗流速度回归于 ０，标志着液体重新分布与应力重新分配过程的

完成．值得注意的是，中部区域的液体渗流速度相对较大，而底部区域的渗流速度相对较小，这体现了液体在

不同脑组织区域中的渗流存在差异性．进一步对比观察图 ４（ｂ），达到稳定状态后，脑组织内各点渗流速度数

量级显著降低，从初始的 １０－１ ｍｍ ／ ｓ降低至 １０－１５ ｍｍ ／ ｓ量级．这一显著变化不仅强调了颅内液体渗流在脑组

织应力重新分配过程中的关键作用，也进一步证明了在持续性过载下对脑组织采用多孔弹性本构模型的必

要性．
３．３　 脑组织有效应力的时空分布

为更直观地揭示持续性高过载对脑组织受力情况的影响，本小节将分析脑组织有效应力的时空分布．图
３（ｃ）表明，脑组织内各点的有效应力经历了一个从零开始逐渐增长的过程．此过程中，原本由液体承担的应

力逐渐转移至固体骨架，液体压力逐渐消散．达到稳态后， ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ， ｚ ＝ ５０．５ ｍｍ和 ｚ ＝ ８０．５ ｍｍ处的有效

应力分别为 ０．０６４ ｋＰａ，－０．０１３ ｋＰａ和－０．０６２ ｋＰａ，呈现出上侧受拉而下侧受压的分布特性．这种特性源于过

载导致的脑组织向下位移的趋势以及上、下层颅骨固定的边界条件．图 ４（ｃ）进一步表明，达到稳态后，脑组

织上部的拉应力大于下部的压应力，呈现明显的不对称性，且有效应力随坐标变化的非线性特征随过载的增

加而更显著．例如，在 １Ｇ，２Ｇ 和 ４Ｇ 的过载下， ｚ ＝ ０．５ ｍｍ处的有效应力分别为 ０．１５０ ｋＰａ，０．３４７ ｋＰａ和 ０．７５２
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ｋＰａ，而其对称位置 ｚ ＝ １００．５ ｍｍ处的有效应力则分别为－０．０７１ ｋＰａ，－０．０９１ ｋＰａ和－０．０９５ ｋＰａ ．在液体向下

渗流的过程中，上部的拉应力主要由固体骨架承担，而下部的压应力则由固体骨架和孔隙液体共同分担，这
是导致拉、压应力不对称性的根本原因．进一步分析表明，随着过载增大，总应力相应增大，且脑组织内液体

的向下渗流更显著．这导致上部分脑组织承受的拉应力进一步增大，而下部分的脑组织由于液体聚集增加而

使其承受的压应力略有减小，从而有效应力随坐标变化的非线性特征更显著．这一发现表明，研究脑损伤相

关事件时，应重点关注脑组织顶部区域（此处的“顶部”与过载方向对应），因为这些区域在过载下产生损伤

的概率更大．
３．４　 脑组织位移的时空分布

作为脑损伤事件中的显著生物力学表征，脑组织变形不仅会导致血管、组织和神经细胞的损伤，引起一

系列生化、炎症和代谢变化［２２］，还可能造成细胞膜的去极化，引发神经元电生理活动的异常［２３］ ．鉴于脑组织

位移已成为评估脑损伤的一种重要指标［２４⁃２５］，本小节分析其时空分布．图 ３（ｄ）表明，脑组织受到过载后，其
内各点的位移从 ０开始逐渐增加，并逐渐趋于稳定．达到稳定态后， ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ， ｚ ＝ ５０．５ ｍｍ和 ｚ ＝ ８０．５ ｍｍ
处的位移分别为 ５．７９ ｍｍ，７．１４ ｍｍ和 ３．７０ ｍｍ，呈现中间位移大但上、下两侧位移小的特点，这主要是由于

上、下侧的颅骨固定，使得中间区域的约束相对较小，从而产生较大的位移．图 ４（ｄ）进一步表明，达到稳定态

后，脑组织的最大位移出现在中间区域附近，并且随着过载增加，这一最大位移的位置逐渐上移．产生该现象

可能的原因如下：由于任意一点的位移可视为其上方所有点微小形变的积分，因此最大位移点出现在由拉伸

到压缩的形变转变点，即有效应力为零的位置；而图 ４（ｃ）已表明，随过载的增加，有效应力的零点呈现出逐

渐上移的态势，这为上述现象提供了合理的解释．此外，图 ５ 结果表明，达到稳定状态后，同一点处的位移随

过载的增加近似呈线性增加．
３．５　 参数分析

持续性高过载下，为探究脑组织中固、液成分发挥的作用，本小节将分析固体骨架弹性模量和渗透系数

的影响，这两个关键参数共同决定脑组织的动态力学响应．
３．５．１　 脑组织固体骨架弹性模量取值的影响

由于测试手段、加载速率及边界条件等因素的影响，文献中报道的脑组织弹性模量的变化范围较大，从
几百帕斯卡到几千帕斯卡不等［３，２６］ ．为分析脑组织弹性模量取值的影响，本文将脑组织弹性模量分别设定为

３５０ Ｐａ，７００ Ｐａ和 １ ４００ Ｐａ，分别求解脑组织在过载下的各项响应随时间和位置的分布，结果如图 ５所示．
在 ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ， ｚ ＝ ５０．５ ｍｍ和 ｚ ＝ ８０．５ ｍｍ处，图 ５（ａ）—５（ｃ）分别比较了脑组织固体骨架取不同弹性

模量时，颅内液体压力、液体渗流速度、固体骨架有效应力以及脑组织位移随时间的分布．结果表明，固体骨

架弹性模量越大，各项响应达到稳态所需的时间越短．以 ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ处为例，弹性模量分别取 ３５０ Ｐａ，７００ Ｐａ
和 １ ４００ Ｐａ时，位移响应达到稳态的时间依次为 １２５ ｓ，６１ ｓ和 ４４ ｓ ．产生这种现象的可能原因是，固体骨架

弹性模量越大，弹性变形越小，固体骨架对过载的响应越快，故能在更短时间内达到稳定态．图 ５（ｄ）进一步

比较了在固体骨架取不同弹性模量时，各项参数在稳定态下的空间分布特征．结果表明，脑组织响应稳定后，
弹性模量的变化对孔隙液体的影响微乎其微，对固体骨架的影响则较为显著．其中，弹性模量对有效应力的

影响相对较小，对位移的影响相对较大．之所以对有效应力的影响较小，其可能原因在于，虽然固体骨架弹性

模量发生变化，但过载引起的脑组织总应力和孔隙液体压力基本保持不变．因此，在图 ５（ｄ）中的固体骨架有

效应力差异不大，而其产生微小差异的原因可能是不同弹性模量下脑组织变形量的差异．进一步分析表明，
脑组织固体骨架的变形随弹性模量的减小而增加，这导致上部孔隙因拉伸而显著扩张，而下部孔隙则因压缩而

显著减小．因此，当脑组织弹性模量较小时，下部脑组织的液体含量相应减少，而固体骨架则承担了更多压应力．
此时，液体聚集的区域从下部略微上移，造成中下部固体骨架的压应力降低，进而强化了有效应力空间分布的

非线性特征．在位移方面，最大位移量近似随弹性模量的减小而线性增加．此外，脑组织最大位移的位置随弹性

模量的减小略有上移，且该点与有效应力零点重合．为了更直观地展现过载和脑组织固体骨架弹性模量对其有

效应力空间分布的影响，根据本文的结果，图 ６定性地给出了脑组织在不同过载和弹性模量下的变形和液体分

布示意图．其表明，过载增大和弹性模量减小均会导致脑组织变形加剧，进而呈现出相似的有效应力和液体分布

特点．Ｃｈｅｎｇ等［１５］针对小牛脑白质开展了无约束压缩试验，并采用多孔弹性本构描述其力学响应，通过非线性
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最小二乘算法拟合了数值结果与实验数据，确定了脑白质弹性模量的最佳拟合参数为 Ｅ ＝ ３５０ Ｐａ ．基于 Ｃｈｅｎｇ
等［１５］的工作，本文将固体骨架的弹性模量选为 ３５０ Ｐａ ．

（ａ） ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ处，各响应量随时间的分布

（ａ） Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ａｔ ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ

（ｂ） ｚ ＝ ５０．５ ｍｍ处，各响应量随时间的分布

（ｂ） Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ａｔ ｚ ＝ ５０．５ ｍｍ
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（ｃ） ｚ ＝ ８０．５ ｍｍ处，各响应量随时间的分布

（ｃ） Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ａｔ ｚ ＝ ８０．５ ｍｍ

（ｄ） 达到稳定状态后，各响应量随位置的分布

（ｄ） Ｓｐａｔｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ｉｎ ｓｔａｂｌｅ ｓｔａｔｅｓ
图 ５　 脑组织取不同弹性模量时各响应量随时间、空间的分布

Ｆｉｇ． ５　 Ｔｅｍｐｏｒａｌ ａｎｄ ｓｐａｔｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ｆｏｒ ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｗｉｔｈ ｖａｒｙｉｎｇ ｅｌａｓｔｉｃ ｍｏｄｕｌｉ
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（ａ） 过载大小的影响

（ａ） Ｅｆｆｅｃｔｓ ｏｆ ｔｈｅ ｏｖｅｒｌｏａｄ ｍａｇｎｉｔｕｄｅ

（ｂ） 弹性模量的影响

（ｂ） Ｅｆｆｅｃｔｓ ｏｆ ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ ｍｏｄｕｌｕｓ
图 ６　 过载和弹性模量对脑组织变形和液体分布的影响

Ｆｉｇ． ６　 Ｅｆｆｅｃｔｓ ｏｆ ｔｈｅ ｏｖｅｒｌｏａｄ ｍａｇｎｉｔｕｄｅ ａｎｄ ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ ｍｏｄｕｌｕｓ ｏｎ ｔｈｅ ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ ｔｈｅ ｌｉｑｕｉｄ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ

３．５．２　 脑组织渗透系数取值的影响

脑组织是一种饱和含液的多孔介质，细胞成分、细胞外基质和毛细血管壁等构成其微观结构，影响液体

在脑组织中的流动行为．作为描述多孔介质中液体流动特性的关键参数，渗透系数反映流体通过孔隙介质的

难易程度，直接影响脑组织中孔隙液体的运动和分布规律．为分析渗透系数对脑组织动态力学响应的影响，
将脑膜渗透系数 κｍ 和脑组织渗透系数 κ ｂ 分别设定为以下 ３组数值： κｍ ＝ １×１０－６ ｍ ／ ｓ， κ ｂ ＝ １．５９×１０

－６ ｍ ／ ｓ；
κｍ ＝ １×１０－７ ｍ ／ ｓ， κ ｂ ＝ １．５９×１０

－７ ｍ ／ ｓ； κｍ ＝ １×１０－８ ｍ ／ ｓ， κ ｂ ＝ １．５９×１０
－８ ｍ ／ ｓ ．然后，分别求解脑组织在过载

下的各项响应随时间和位置的分布，结果如图 ７所示．
在 ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ， ｚ ＝ ５０．５ ｍｍ和 ｚ ＝ ８０．５ ｍｍ处，图 ７（ａ）—７（ｃ）分别比较了脑组织渗透系数取不同值时，

颅内液体压力、液体渗流速度、固体骨架有效应力及脑组织位移随时间的分布．结果表明，渗透系数越小，脑
组织达到稳态的时间越长，进一步证实了孔隙液体的流动在脑组织达到力学稳态中的重要作用．鉴于不同渗

透系数下孔隙液体渗流速度的巨大差异，且初期渗流速度变化较后期更快，图 ７中关于渗透系数的各图采用

了对数坐标轴，便于更直观地展示变化趋势．分析表明，渗流速度受渗透系数和时间的共同影响：在过载初期

和即将稳定时，渗流速度与渗流系数呈正相关；而在中间过渡阶段，渗流系数增大导致更快达到稳态，表现出

更大的渗流系数对应更小的渗流速度；此外，即使在渗透系数相对较小的情况下（如 κｍ ＝ １×１０－８ ｍ ／ ｓ， κ ｂ ＝

１．５９×１０－８ ｍ ／ ｓ，图中实线），渗流速度在 １００ ｓ内也显著下降了约 １００倍，进一步验证了脑组织多孔弹性响应

的时间尺度［３，８，１５，２１］ ．图 ７（ｄ）进一步比较了稳定后的颅内液体压力、液体渗流速度、固体骨架有效应力及脑

组织位移随位置的分布．结果表明：渗透系数的取值对稳态下的颅内液体压力、脑组织有效应力及位移无显

著影响；此外，在稳态下，三组渗透系数（从大到小）对应的渗流速度分别在 １０－１４ ｍｍ ／ ｓ，１０－１５ ｍｍ ／ ｓ 和 １０－１６

ｍｍ ／ ｓ数量级上波动，可见渗流速度在数量级上的差异与渗透系数保持一致．虽然在稳态下各组间的渗流速

度相差较大，但相比于初始阶段都极小，因此可近似取为 ０．上述结果说明渗透系数仅影响达到稳态的过程，
而不影响稳态的结果．通过对冷诱导脑水肿中 Ｎａ 荧光染料在大脑中扩散的文献数据，Ｋａｃｚｍａｒｅｋ 等［１９］计算
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得到了脑膜和脑组织的渗透系数．基于该工作，本文将脑膜和脑组织的渗透系数分别选为 κｍ ＝ １×１０－７ ｍ ／ ｓ
和 κ ｂ ＝ １．５９×１０

－７ ｍ ／ ｓ ．

（ａ） ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ处，各响应量随时间的分布

（ａ） Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ａｔ ｚ ＝ ２０．５ ｍｍ

（ｂ） ｚ ＝ ５０．５ ｍｍ处，各响应量随时间的分布

（ｂ） Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ａｔ ｚ ＝ ５０．５ ｍｍ
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（ｃ） ｚ ＝ ８０．５ ｍｍ处，各响应量随时间的分布

（ｃ） Ｔｅｍｐｏｒａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ａｔ ｚ ＝ ８０．５ ｍｍ

（ｄ） 达到稳定状态后，各响应量随位置的分布

（ｄ） Ｓｐａｔｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ｉｎ ｓｔａｂｌｅ ｓｔａｔｅｓ

图 ７　 脑组织取不同渗透系数时各响应量随时间、空间的分布曲线

Ｆｉｇ． ７　 Ｔｅｍｐｏｒａｌ ａｎｄ ｓｐａｔｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｖａｒｉａｂｌｅｓ ｆｏｒ ｔｈｅ ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｗｉｔｈ ｖａｒｙｉｎｇ ｐｅｒｍｅａｂｉｌｉｔｙ ｃｏｅｆｆｉｃｉｅｎｔｓ
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４　 讨　 　 论

４．１　 过载的生物学效应及研究脑功能的意义

在持续性高过载下，人体会出现一系列生理功能紊乱，包括但不限于心律失常、呼吸困难、肌肉痉挛、视
觉与触觉敏感度下降，甚至在严重情况下出现意识丧失等．这些效应涉及循环系统、呼吸系统以及神经系统

等多个核心生理系统［２］ ．过载参数的变化对人体生物学效应具有显著影响，通常过载强度越大，人体的生理

功能变化和病理损伤越严重．但过载的方向也是一关键影响因素，不同方向的过载会引发不同的生物学效

应．为了系统研究这类现象，通常以人体轴向为基准，建立一个三轴坐标系，从而将过载分为±Ｇｘ（胸⁃背方

向）、 ±Ｇｙ（左⁃右方向）、 ±Ｇｚ（头⁃足方向）六种基本类型．研究表明， 人体对＋Ｇｘ过载的耐受力高于＋Ｇｚ过载和

±Ｇｙ过载［２７］，这一现象也为航天发射过程中航天员常采用的仰卧姿势提供了合理解释．
尽管目前已有大量工作研究了过载对各生理系统的影响，但大脑作为中枢神经系统的核心，过载对其功

能的影响尤为引人关注［２８］ ．大脑在控制生命活动和思维意识中扮演着重要角色，其复杂的电生理机制是人

体其他生理功能得以正常运行的基础．过载所引发的脑损伤可能直接导致神经电生理功能异常，进而波及其

他系统，甚至可能导致意识丧失等严重后果．对于飞行员和航天员这类需要高度思维敏捷和运动协调能力的

人群，这种风险无疑增加了巨大的安全隐患［２９⁃３０］ ．同时，考虑到头部的多层结构和脑组织的柔软性，以及其特

有的复杂力学特性［３１］，使得在相同过载条件下，脑部会产生更为显著的形变和更为复杂的力学响应．再者，
脑损伤的恢复极为困难，一旦受损，星形胶质细胞会转化为反应性星形胶质细胞，并与其他细胞（如 ＮＧ２ 胶

质细胞和小胶质细胞）在受损区域形成瘢痕组织．尽管这为受损区域提供了一定保护，但同时也抑制了神经

元的修复与再生，因为瘢痕核心区存在大量抑制神经元轴突生长和髓鞘再生的生长因子［３２⁃３３］，导致神经元

难以穿越受损区域进行修复，从而使得脑功能可能长期受损甚至无法恢复．因此，鉴于大脑的重要性、脆弱性

以及损伤后难以恢复的特性，深入研究持续性高过载对脑功能的影响具有重要的科学价值．
４．２　 过载影响脑功能的潜在机制

脑功能实现的基础在于神经元产生的电生理信号，即动作电位．传统观点认为，过载对大脑的影响主要

是通过干扰血液流动，诱发脑缺血与缺氧，进而导致神经元活动异常并影响脑功能［２］ ．然而，近年来的研究表

明，力学因素在生命活动的调节中扮演着重要角色［３４⁃３７］ ．特别是有研究发现，力学载荷能够引起神经元形变，
进而导致动作电位异常，即力⁃电耦合现象．同时，微观神经元形变与宏观脑组织在过载下的响应密切相关．这
些为建立持续性高过载与神经元异常动作电位之间的关系提供了理论依据．

为研究由宏观过载所引发的神经元异常动作电位响应模式，需要系统性地阐明以下几个关键问题，即宏

观脑组织在过载下的力学响应、宏观脑组织形变与微观神经元形变之间的跨尺度关系以及神经元形变与神

经元异常动作电位之间的力⁃电耦合关系．针对宏观脑组织在力学载荷下的响应问题，目前国内已有不少研

究团队围绕脑组织力学特性展开了研究，例如大连理工大学的吴承伟教授团队［３８］、清华大学的庄茁教授团

队［１３］以及南京航空航天大学的卢天健教授团队［４］等．由于脑组织因载荷不同而表现出高度非线性、滞后响

应和松弛响应等复杂特性，人们对其认识仍然有限．为了更准确地描述这些特性，研究者们常采用超弹性、黏
弹性和多孔弹性等本构模型．同时，随着计算机技术的发展，考虑头部几何特征的三维有限元模型也得到了

显著发展，这些模型不仅具备高质量的网格和高度仿真的生物结构，而且已经过了广泛验证．例如，韦恩州立

大学脑损伤模型（ＷＳＵＢＩＭ） ［３９］、斯特拉斯堡大学模型（ＵＬＰＭ） ［４０］、全球人体模型联盟（ＧＨＢＭＣ） ［４１］和全人

体安全模型（ＴＨＵＭＳ） ［４２］等．国内如天津科技大学李海岩教授团队［４３］、湖南大学的李凡团队［４４］和湖南科技

大学的蔡志华团队［４５］等，在头部有限元建模方面也开展了卓有成效的工作．考虑到脑损伤实际发生在细胞

尺度，神经元由细胞体、轴突和树突构成，其中细胞体主要集中在表层灰质区，而轴突可延伸至深层白质区，
长度可达厘米级．因此，在研究脑损伤问题时，需特别关注微观尺度下的轴突变形．为了建立脑组织与神经元

之间的跨尺度力学模型，当前的研究通常在不同的尺度之间建立耦合量．例如：瑞典皇家理工学院 Ｋｌｅｉｖｅｎ 教

授团队建立了宏观尺度的头部有限元模型和微观尺度的轴突临界体积元（ＣＶＥ），并将特定位置的宏观组织

变形作为临界体积元的加载条件来实现跨尺度耦合［４６］；北京航空航天大学的宫赫教授团队建立了股骨的宏
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观⁃介观⁃微观⁃亚微观多尺度力学模型，并通过子模型方法实现了在各尺度间的力学参量传递［４７］ ．在研究神

经元形变与其异常动作电位之间的力⁃电耦合关系时，现有研究普遍采用 Ｈ⁃Ｈ 模型［４８］和 ｃａｂｌｅ 理论［４９］来量

化动作电位的产生和传导过程．当神经元受到外部力学刺激时，其离子通道的结构和电学性质会发生变化，
进而影响动作电位．目前的研究方法主要是通过引入力学参数来修正电生理模型来实现力⁃电耦合．例如，可
以通过变形引起电生理参数（细胞膜电容、离子通道电导和静息电位）变化［２３］，或者变形梯度引起动作电位

传导变化来实现耦合［５０］等．通过这些方法，可以实现从宏观载荷到微观神经元动作电位的转换．因此，从力学

的角度出发，有望为揭示持续性高过载对脑功能影响的潜在机制提供新的见解．
４．３　 展望

本文的核心工作在于明确并验证了多孔弹性本构理论在研究脑组织在持续性高过载环境中力学响应的

适切性与必要性．然而，本文所采用的头部一维多层结构模型未能充分反映真实人体头部的复杂构造．同时，
考虑到航空航天活动中过载可能来自多个方向，且人体对不同方向过载的响应存在显著差异．因此，对三维

头部结构在过载下的响应进行分析显得尤为重要．鉴于此，后续工作将聚焦于三维头部的精细结构（如脑室、
脑沟、脑回、大脑、小脑和脑干等），利用多孔弹性理论与有限元方法，系统研究颅内不同结构的相互作用及

其对多方向过载的响应，进而揭示其中的响应规律与机制．鉴于人脑组织力学性能的复杂性，当前的多孔弹

性模型在特定情境下可能需要调整以适应不同场景．例如：在旋转过载下，可结合旋转流体理论［５１］与多孔介

质模型；在研究过载变化率时，需评估多孔黏弹性模型［１１，５２］的适用性；对于不同年龄或性别的个体对过载响

应的差异，可考虑其脑组织弹性模量和渗透系数等参数的影响．因此，后续工作需根据各类场景的特点，调整

脑组织力学本构，以更精确地模拟过载效应．此外，在航空航天活动中，人体可能遭受来自多方向的复合过

载，后续研究可借助最优化方法，确定对人体影响最小的过载参数，包括方向、角度、持续时间和变化率等；对
于极端复杂的过载模式，可结合实际数据进行建模分析［２７］ ．这将在改进飞行器座舱设计、优化飞行控制系统

及提升乘组训练方案等方面展现重要的应用价值．另一方面，结合细观力学理论构建跨尺度模型，研究脑组

织微结构与力学响应之间的内在联系，包括神经细胞的组成、排列方式、细胞膜及细胞核特性等［５３⁃５５］，将有

助于更精准地预测脑损伤的发生发展过程．

５　 结　 　 论

针对大脑在持续性高过载下的力学响应，本文考虑脑组织中液体的渗流特性，建立了头部一维多层结构

的多孔弹性模型，推导了多孔弹性介质对过载响应的控制方程和传递矩阵，通过 Ｌａｐｌａｃｅ 变换及逆变换，求
解得到了颅内液体压力、液体渗流速度、脑组织有效应力以及脑组织位移的时、空分布．结果表明：在沿竖直

方向向下的过载作用下，脑组织各项响应大约在 １００ ｓ 内达到稳定，与脑组织多孔弹性响应的特征时间吻

合；达到稳定态后，颅内液体压力随位置线性分布，其增量与过载增量成正比；渗流速度从施加过载后的瞬间

增大再逐渐减小为 ０；脑组织上部受拉而下部受压，拉应力大于压应力；脑组织位移在中间区域最大，上部位

移比下部更大．此外，本文还分析了脑组织弹性模量和渗透系数的影响，发现弹性模量和渗透系数增大会缩

短达到稳态的时间，弹性模量取值会显著影响稳态后的脑组织固体骨架状态，而渗透系数取值对稳态的结果

几乎无影响．持续性高过载下，本文结果证实了颅内液体渗流在脑组织动态力学响应中的重要作用，阐明了

对脑组织应用多孔弹性本构的适切性与必要性，为深入理解大脑在持续性高过载下的响应机制提供了依据．
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［４４］　 李凡， 叶铭杰， 黄巍， 等． 行人碰撞事故中颈部肌肉主动力对头部损伤的影响［Ｊ］ ． 汽车工程， ２０２２， ４４（３）： ３８５⁃
３９１． （ＬＩ Ｆａｎ， ＹＥ Ｍｉｎｇｊｉｅ， ＨＵＡＮＧ Ｗｅｉ， ｅｔ ａｌ． Ｅｆｆｅｃｔｓ ｏｆ ｎｅｃｋ ｍｕｓｃｌｅ’ｓ ａｃｔｉｖｅ ｆｏｒｃｅ ｏｎ ｈｅａｄ ｉｎｊｕｒｙ ｉｎ ｐｅｄｅｓ⁃
ｔｒｉａｎ ｃｏｌｌｉｓｉｏｎ ａｃｃｉｄｅｎｔｓ［Ｊ］ ． Ａｕｔｏｍｏｔｉｖｅ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ， ２０２２， ４４（３）： ３８５⁃３９１． （ ｉｎ Ｃｈｉｎｅｓｅ））

［４５］　 ＨＵＡＮＧ Ｘ Ｙ， ＣＨＡＮＧ Ｌ Ｊ， ＺＨＡＯ Ｈ， ｅｔ ａｌ． Ｓｔｕｄｙ ｏｎ ｃｒａｎｉｏｃｅｒｅｂｒａｌ ｄｙｎａｍｉｃｓ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ａｎｄ ｈｅｌｍｅｔ ｐｒｏｔｅｃｔｉｖｅ
ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｂｌａｓｔ ｗａｖｅｓ［Ｊ］ ． Ｍａｔｅｒｉａｌｓ ＆ Ｄｅｓｉｇｎ， ２０２２， ２２４： １１１４０８．

８０７ 应　 用　 数　 学　 和　 力　 学　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 ２０２４ 年　 第 ４５ 卷



［４６］　 ＣＬＯＯＴＳ Ｒ Ｊ， ＶＡＮ ＤＯＭＭＥＬＥＮ Ｊ， ＫＬＥＩＶＥＮ Ｓ， ｅｔ ａｌ． Ｍｕｌｔｉ⁃ｓｃａｌｅ ｍｅｃｈａｎｉｃｓ ｏｆ ｔｒａｕｍａｔｉｃ ｂｒａｉｎ ｉｎｊｕｒｙ： ｐｒｅｄｉｃ⁃
ｔｉｎｇ ａｘｏｎａｌ ｓｔｒａｉｎｓ ｆｒｏｍ ｈｅａｄ ｌｏａｄｓ［Ｊ］ ． Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃｓ ａｎｄ Ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｉｎ Ｍｅｃｈａｎｏｂｉｏｌｏｇｙ， ２０１３， １２： １３７⁃１５０．

［４７］　 ＣＥＮ Ｈ， ＧＯＮＧ Ｈ， ＬＩＵ Ｈ， ｅｔ ａｌ． Ａ ｃｏｍｐａｒａｔｉｖｅ ｓｔｕｄｙ ｏｎ ｔｈｅ ｍｕｌｔｉｓｃａｌｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｒｅｓｐｏｎｓｅｓ ｏｆ ｈｕｍａｎ ｆｅｍｏ⁃
ｒａｌ ｎｅｃｋ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｙｏｕｎｇ ａｎｄ ｔｈｅ ｅｌｄｅｒｌｙ ｕｓｉｎｇ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｅｔｈｏｄ［Ｊ］ ． Ｆｒｏｎｔｉｅｒｓ ｉｎ Ｂｉｏｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ ａｎｄ
Ｂｉｏｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ， ２０２２， １０： ８９３３３７．

［４８］　 ＨＯＤＧＫＩＮ Ａ Ｌ， ＨＵＸＬＥＹ Ａ Ｆ． Ａ ｑｕａｎｔｉｔａｔｉｖｅ ｄｅｓｃｒｉｐｔｉｏｎ ｏｆ ｍｅｍｂｒａｎｅ ｃｕｒｒｅｎｔ ａｎｄ ｉｔｓ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｔｏ ｃｏｎｄｕｃ⁃
ｔｉｏｎ ａｎｄ ｅｘｃｉｔａｔｉｏｎ ｉｎ ｎｅｒｖｅ［Ｊ］ ． Ｔｈｅ Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｐｈｙｓｉｏｌｏｇｙ， １９５２， １１７（４）： ５００⁃５４４．

［４９］　 ＫＯＣＨ Ｃ． Ｂｉｏｐｈｙｓｉｃｓ ｏｆ Ｃｏｍｐｕｔａｔｉｏｎ： Ｉｎｆｏｒｍａｔｉｏｎ Ｐｒｏｃｅｓｓｉｎｇ ｉｎ Ｓｉｎｇｌｅ Ｎｅｕｒｏｎｓ［Ｍ］ ． Ｏｘｆｏｒｄ： Ｏｘｆｏｒｄ Ｕｎｉ⁃
ｖｅｒｓｉｔｙ Ｐｒｅｓｓ， ２００４．

［５０］ 　 ＴＥＫＩＥＨ Ｔ， ＳＨＡＨＺＡＤＩ Ｓ， ＲＡＦＩＩ⁃ＴＡＢＡＲ Ｈ， ｅｔ ａｌ． Ａｒｅ ｄｅｆｏｒｍｅｄ ｎｅｕｒｏｎｓ ｅｌｅｃｔｒｏｐｈｙｓｉｏｌｏｇｉｃａｌｌｙ ａｌｔｅｒｅｄ？ Ａ
ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｓｔｕｄｙ［Ｊ］ ． Ｃｕｒｒｅｎｔ Ａｐｐｌｉｅｄ Ｐｈｙｓｉｃｓ， ２０１６， １６（１０）： １４１３⁃１４１７．

［５１］　 ＣＨＥＭＩＮ Ｊ Ｙ， ＤＥＳＪＡＲＤＩＮＳ Ｂ， ＧＡＬＬＡＧＨＥＲ Ｉ， ｅｔ ａｌ． Ｍａｔｈｅｍａｔｉｃａｌ Ｇｅｏｐｈｙｓｉｃｓ： ａｎ Ｉｎｔｒｏｄｕｃｔｉｏｎ ｔｏ Ｒｏｔａｔｉｎｇ
Ｆｌｕｉｄｓ ａｎｄ ｔｈｅ Ｎａｖｉｅｒ⁃Ｓｔｏｋｅｓ Ｅｑｕａｔｉｏｎｓ［Ｍ］ ． Ｎｅｗ Ｙｏｒｋ： Ｃｌａｒｅｎｄｏｎ Ｐｒｅｓｓ， ２００６．

［５２］　 ＨＯＳＳＥＩＮＩ⁃ＦＡＲＩＤ Ｍ， ＲＡＭＺＡＮＰＯＵＲ Ｍ， ＭＣＬＥＡＮ Ｊ， ｅｔ ａｌ． Ａ ｐｏｒｏ⁃ｈｙｐｅｒ⁃ｖｉｓｃｏｅｌａｓｔｉｃ ｒａｔｅ⁃ｄｅｐｅｎｄｅｎｔ ｃｏｎｓｔｉ⁃
ｔｕｔｉｖｅ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｆｏｒ ｔｈｅ ａｎａｌｙｓｉｓ ｏｆ ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅｓ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ ｔｈｅ Ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ Ｂｅｈａｖｉｏｒ ｏｆ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｍａｔｅ⁃
ｒｉａｌｓ， ２０２０， １０２： １０３４７５．

［５３］　 ＢＵＤＤＡＹ Ｓ， ＳＯＭＭＥＲ Ｇ， ＰＡＵＬＳＥＮ Ｆ， ｅｔ ａｌ． Ｒｅｇｉｏｎ⁃ ａｎｄ ｌｏａｄｉｎｇ⁃ｓｐｅｃｉｆｉｃ ｆｉｎｉｔｅ ｖｉｓｃｏｅｌａｓｔｉｃｉｔｙ ｏｆ ｈｕｍａｎ
ｂｒａｉｎ ｔｉｓｓｕｅ［Ｊ］ ． ＰＡＭＭ， ２０１８， １８（１）： ｅ２０１８００１６９．

［５４］　 ＢＵＤＤＡＹ Ｓ， ＳＡＲＥＭ Ｍ， ＳＴＡＲＣＫ Ｌ， ｅｔ ａｌ． Ｔｏｗａｒｄｓ ｍｉｃｒｏｓｔｒｕｃｔｕｒｅ⁃ｉｎｆｏｒｍｅｄ ｍａｔｅｒｉａｌ ｍｏｄｅｌｓ ｆｏｒ ｈｕｍａｎ ｂｒａｉｎ
ｔｉｓｓｕｅ［Ｊ］ ． Ａｃｔａ Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｉａ， ２０２０， １０４： ５３⁃６５．

［５５］　 ＲＥＩＴＥＲ Ｎ， ＲＯＹ Ｂ， ＰＡＵＬＳＥＮ Ｆ， ｅｔ ａｌ． Ｉｎｓｉｇｈｔｓ ｉｎｔｏ ｔｈｅ ｍｉｃｒｏｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｏｒｉｇｉｎ ｏｆ ｂｒａｉｎ ｖｉｓｃｏｅｌａｓｔｉｃｉｔｙ： ｐｒｏｓ⁃
ｐｅｃｔｓ ｆｏｒ ｍｉｃｒｏｓｔｒｕｃｔｕｒｅ⁃ｉｎｆｏｒｍｅｄ ｃｏｎｓｔｉｔｕｔｉｖｅ ｍｏｄｅｌｉｎｇ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｅｌａｓｔｉｃｉｔｙ， ２０２１， １４５（８）： ９９⁃１１６．

９０７第 ６ 期　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 田金，等： 持续性高过载下人脑的多孔弹性响应


